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PRESENTACIO´N
TRABAJO FIN DE GRADO
El trabajo de fin de grado desarrollado a lo largo de la siguiente memoria tiene como objetivo
la simulacio´n computacional del comportamiento biomeca´nico de dos de los mu´sculos y huesos
implicados en la flexio´n-extensio´n de la rodilla humana. Adema´s, se definira´n las conexiones en-
tre los distintos tejidos (tendones y ligamentos) con el fin de reconstruir el movimiento articular.
El modelo que se pretende elaborar completara´ un modelo desarrollado previamente y que
esta´ compuesto por la geometr´ıa de los huesos de la pierna derecha tales como fe´mur, tibia y
perone´, y el mu´sculo b´ıceps femoral. Para completarlo se pretende introducir en el modelo el
mu´sculo vasto lateral, antagonista del b´ıceps femoral. Cada geometr´ıa es obtenida a partir de
modelos humanos reales tridimensionales [Mitsuhashi et al., 2009]. Adema´s, se pretende explo-
rar el uso de te´cnicas nume´ricas explicitas con la finalidad de contemplar la gran no linealidad
presente en los materiales y la geometr´ıa del modelo.
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(a) B´ıceps femoral derecho (b) Vasto lateral derecho
Figura 1: Geometr´ıas musculares implicadas en el modelo [Mitsuhashi et al., 2009].
Para la realizacio´n del proyecto se emplea el software informa´tico de simulacio´n Abaqus,
basado en el me´todo de elementos finitos, para reproducir el modelo de flexio´n-extensio´n de la
rodilla y ejecutar el ana´lisis de las tensiones y fuerzas desarrolladas por los distintos tejidos. Los
ana´lisis de llevara´n a cabo con Abaqus/Explicit que permite llevar a cabo ca´lculos dina´micos con
una formulacio´n expl´ıcita.
I´ndice general
I´ndice de figuras V
I´ndice de tablas VII
Lista de s´ımbolos IX
1. Introduccio´n 1
1.1. El tejido mu´sculo-esquele´tico . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 2
1.1.1. Fisiolog´ıa muscular . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 2
1.1.2. Fisiolog´ıa del tendo´n . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 3
1.1.3. Comportamiento meca´nico . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 3
1.2. Objetivos y alcance del trabajo . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 5
1.3. Descripcio´n de la memoria . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 5
2. Simulacio´n del b´ıceps femoral y vasto lateral 7
2.1. Modelado del tejido mu´sculo-esquele´tico . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 8
2.1.1. Formulacio´n . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 8
2.2. Generacio´n de las geometr´ıas . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 10
III
IV I´NDICE GENERAL
2.2.1. Segmentos o´seos . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 10
2.2.2. B´ıceps femoral . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 12
2.2.3. Vasto lateral externo . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 14
2.2.4. Interacciones y condiciones de contorno . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 15
2.3. Generacio´n de mallas . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 16
2.4. Orientacio´n de fibras . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 16
2.5. Algoritmos de integracio´n temporal . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 18
3. Resultados 21
3.1. Mallado grueso . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 23
3.2. Mallado intermedio . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 25
3.3. Mallado fino . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 27
4. Conclusiones 31
4.1. Valores obtenidos . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 31
4.2. Efecto sobre la geometr´ıa . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 34
4.3. L´ıneas futuras de trabajo . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 34
Anexos 35
Anexo I. Tensio´n principal . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 36
Anexo II. Desplazamiento u2 . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 39
I´ndice de figuras
1. Geometr´ıas musculares implicadas en el modelo [Mitsuhashi et al., 2009]. . . . . II
1.1. Estructura del tejido muscular [Ramı´rez, 2010]. . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 2
1.2. Estructura jerarquizadaza de las fibras de cola´geno del tendo´n. . . . . . . . . . . 3
1.3. Curva tensio´n-deformacio´n ela´stica t´ıpica de tejidos biolo´gicos blandos. . . . . . . 4
1.4. Comportamiento viscoela´stico del tejido muscular. . . . . . . . . . . . . . . . . . 4
2.1. Localizacio´n del centro de rotacio´n de la tibia. . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 10
2.2. Unio´n entre tibia y perone´. . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 11
2.3. Nueva geometr´ıa tridimensional de los huesos del modelo. (a) Fe´mur; (b) Tibia;
(c) Perone´; (d) Ensamblaje. . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 12
2.4. Comparativa entre las geometr´ıas del b´ıceps femoral. . . . . . . . . . . . . . . . . 13
2.5. Detalle de las conexiones del b´ıceps femoral con los huesos. . . . . . . . . . . . . 13
2.6. Geometr´ıa del vasto lateral. . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 14
2.7. Detalle de las conexiones del vasto lateral con los huesos. . . . . . . . . . . . . . 14
2.8. Modelo para la simulacio´n del comportamiento biomeca´nico de la articulacio´n de
la rodilla. (a) Vista posterior; (b) Vista frontal; (c) Perspectiva. . . . . . . . . . . 15
2.9. Diferentes taman˜os de malla empleados. (a) Malla fina de taman˜o 30; (b) Malla
intermedia de taman˜o 40; (c) Malla gruesa de taman˜o 50. . . . . . . . . . . . . . 16
V
VI I´NDICE DE FIGURAS
2.10. Posibles orientaciones de las fibras. . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 17
2.11. Representacio´n de la orientacio´n de las fibras musculares obtenidas para los dos
mu´sculos del modelo. . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 18
3.1. λ que experimentan las fibras con escalado de masa. . . . . . . . . . . . . . . . . 23
3.2. λ que experimentan las fibras sin escalado de masa. . . . . . . . . . . . . . . . . . 24
3.3. Gra´ficas de la fuerza alcanzada en los tendones proximales de los distintos mu´sculos. 25
3.4. λ que experimentan las fibras con escalado de masa. . . . . . . . . . . . . . . . . 25
3.5. λ que experimentan las fibras con escalado de masa reducido. . . . . . . . . . . . 26
3.6. Gra´ficas de la fuerza alcanzada en los tendones proximales de los distintos mu´sculos. 27
3.7. λ que experimentan las fibras con escalado de masa. . . . . . . . . . . . . . . . . 27
3.8. λ que experimentan las fibras con escalado de masa reducido. . . . . . . . . . . . 28
3.9. Gra´ficas de la fuerza alcanzada en los tendones proximales de los distintos mu´sculos. 29
3.10. Comparativa de las curvas obtenidas para la fuerza de reaccio´n que genera los
mu´sculos. (a) B´ıceps femoral; (b) Vasto lateral. . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 29
4.1. Resultados experimentales para la fuerza del vasto lateral. [Chumanov et al., 2011] 32
4.2. Resultados computacionales en las mallas intermedia y fina para la fuerza de
reaccio´n del vasto lateral. . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 32
4.3. Resultados experimentales para la fuerza del b´ıceps femoral. [Chumanov et al.,
2011] . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 33
4.4. Resultados computacionales de los modelos escalado en las diferentes mallas para
la fuerza de reaccio´n del b´ıceps femoral. . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 33
4.5. Resultados la fuerza desarrollada por el b´ıceps femoral. [Thelen et al., 2005] . . . 33
4.6. σmax para malla gruesa y escalado de masa . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 36
4.7. σmax para malla gruesa y sin escalado de masa . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 36
4.8. σmax para malla intermedia y escalado de masa . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 37
4.9. σmax para malla intermedia y escalado de masa reducido . . . . . . . . . . . . . . 37
4.10. σmax para malla fina y escalado de masa . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 38
4.11. σmax para malla fina y escalado de masa reducido . . . . . . . . . . . . . . . . . . 38
4.12. u2 para malla gruesa y escalado de masa . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 39
4.13. u2 para malla gruesa y sin escalado de masa . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 39
4.14. u2 para malla intermedia y escalado de masa . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 40
4.15. u2 para malla intermedia y escalado de masa reducido . . . . . . . . . . . . . . . 40
4.16. u2 para malla fina y escalado de masa . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 41
4.17. u2 para malla fina y escalado de masa reducido . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 41
I´ndice de tablas
2.1. Caracter´ısticas del mallado. . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 16
3.1. Para´metros empleados en el modelo [Grasa et al., 2014]. . . . . . . . . . . . . . . 22
3.2. Valores ma´ximos de λ para malla gruesa. . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 24
3.3. Valores ma´ximos de λ para malla intermedia. . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 26
3.4. Valores ma´ximos de λ para malla fina. . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 28
4.1. Valores ma´ximos de λ para RFmax. . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 32
VII
VIII I´NDICE DE TABLAS
Lista de s´ımbolos
Ψ — Funcio´n densidad de energ´ıa de deformacio´n
F — Gradiente de deformacio´n
λa — Contraccio´n/elongacio´n de las fibras musculares
M — Tensor estructural de las fibras musculares
N — Tensor estructural de las fibras de cola´geno
Ce — Deformacio´n ela´stica de los puentes cruzados
Ψ¯vol — Parte volume´trica variable de Ψ
Ψ¯p — Contribucio´n pasiva de la parte desviadora
Ψ¯a — Contribucio´n activa de la parte desviadora
I¯1, I¯2 — Invariantes del tensor modificado de Cauchy-Green
I¯4 — Pseudo-invariante de la respuesta pasiva
C¯ — Tensor modificado de Cauchy-Green
Ψ¯′a — Contribucio´n activa de la parte desviadora particularizada para mu´sculo
P0 — Factor proporcional debido a la contraccio´n muscular
fλ — Influencia de la superposicio´n de filamentos en la respuesta activa
λ¯a — Parte desviadora de la elongacio´n de las fibras musculares
IX
X LISTA DE SI´MBOLOS
λopt — Elongacio´n de la fibra con superposicio´n de filamentos o´ptima para ge-
nerar fuerza
fV — Relacio´n fuerza-voltaje
V — Amplitud del voltaje del est´ımulo ele´ctrico
a — Valor del voltaje sin respuesta de fuerza
ftrain — Relacio´n fuerza-frecuencia
n — Nu´mero pulsos simulados
P — Amplitud de la contraccio´n del mu´sculo
Tc — Tiempo de la contraccio´n del mu´sculo
tstim(i) — Intervalo de tiempo entre est´ımulos
Pa — Tensio´n activa
ν — Valor absoluto de la velocidad conce´ntrica ma´xima
PT — Tensio´n total en la fibra muscular
1. Introduccio´n
El desarrollo tecnolo´gico en los u´ltimos an˜os de distintas disciplinas ha permitido poder
plantear problemas del a´mbito biolo´gico o me´dico desde la perspectiva de la ingenier´ıa, sur-
giendo nuevas ramas de conocimiento multidisciplinares como la Ingenier´ıa Biome´dica. Uno de
los aspectos fundamentales de estudio, y del cual, entre otras muchas tareas, se encarga la
biomeca´nica, es el comportamiento meca´nico del tejido mu´sculo-esquele´tico, que es un tejido
biolo´gico responsable, fundamentalmente, del movimiento del cuerpo y de mantener la postura
corporal [Grasa et al., 2012]. Para llevar a cabo simulaciones realistas de la accio´n de los mu´scu-
los en tres dimensiones es importante contemplar los tejidos a los que esta´ conectado, como es
el tejido o´seo, los ligamentos y tendones.
A partir de nuevos modelos nume´ricos, basados fundamentalmente en elementos finitos, se
pretende reproducir el comportamiento de los tejidos vivos en diferentes contextos fisiolo´gicos
o patolo´gicos que sean de intere´s con el fin de mejorar en el diagno´stico, prevencio´n o tratamiento.
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1.1. El tejido mu´sculo-esquele´tico
El presente apartado muestra brevemente aspectos caracter´ısticos tanto del tejido muscu-
lar como del tendinoso, que es el encargado de conectar el mu´sculo a los huesos o fascias para
transmitir la fuerza, indicando su estructura y principales caracter´ısticas de comportamiento
necesarias para abordar su simulacio´n.
1.1.1. Fisiolog´ıa muscular
El cuerpo humano contiene aproximadamente 650 mu´sculos, con formas diferentes en funcio´n
del tipo de movimiento, representando aproximadamente el 40 % del peso corporal [MacIntosh
et al., 2005], tal y como se ha comentado previamente, la funcio´n del tejido muscular es generar
el movimiento de los o´rganos y partes o´seas correspondientes por medio de las sen˜ales que reci-
ben desde el sistema nervioso central (SNC).
A partir de la participacio´n del mu´sculo en el movimiento principal se establece una primera
clasificacio´n. Si el mu´sculo trabaja en pro del movimiento principal se le llama agonista, mientras
que si se opone a ese movimiento principal recibe el nombre de antagonista [Ethier & Simmons,
2007].
En cuanto a su estructura (Fig. 1.1), el mu´sculo completo esta´ rodeado por el epimisio. Le
siguen los fasc´ıculos que esta´n rodeados por el perimisio y que contienen a su vez fibras mus-
culares empaquetadas por el endomisio, distribuidas en una direccio´n determinada de acuerdo
a la arquitectura del mu´sculo [Ramı´rez, 2010]. Las fibras musculares, a su vez, esta´n formadas
por sarco´meros, los cuales esta´n compuestos por filamentos de prote´ınas gruesas (miosina) y
delgadas (actina).
Figura 1.1: Estructura del tejido muscular [Ramı´rez, 2010].
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El SNC es el encargado de provocar el movimiento en los mu´sculos al enviar sen˜ales que
provocan contracciones. La miosina es responsable de la contraccio´n, su principal propiedad
durante dicha accio´n se centra en las cabezas, ya que es la zona capaz de hidrolizar ATP. Esta
accio´n la puede desempen˜ar en presencia de actina, unie´ndose a ella y produciendo movimiento
[Ramı´rez, 2010].
Siguiendo la clasificacio´n mencionada anteriormente, los mu´sculos tratados a lo largo de los
siguientes cap´ıtulos como agonista y antagonista sera´n la cabeza larga del b´ıceps femoral y el
vasto lateral respectivamente.
1.1.2. Fisiolog´ıa del tendo´n
El tendo´n es un tejido conectivo que se encarga de conectar el mu´sculo a los huesos o fascias y
de esta manera, de transmitir la fuerza producida por los mu´sculos a cada uno de los segmentos
o´seos [Ramı´rez, 2010].
Esta´ compuesto principalmente por fibras de cola´geno tipo I1 y organizado en una jerarqu´ıa
estructural. Las fibras de cola´geno se agregan para formar fasc´ıculos que esta´n rodeados por
una funda de tejido conectivo llamada endoteno´n o membrana fascicular, que contiene sangre,
vasos linfa´ticos y nervios del tendo´n. A su vez, se agregan en haces de fasc´ıculos rodeados por
los epitenones, y varios haces se rodean por la vaina del tendo´n ma´s externa llamada parateno´n
[Ethier & Simmons, 2007].
Figura 1.2: Estructura jerarquizadaza de las fibras de cola´geno del tendo´n.
1.1.3. Comportamiento meca´nico
A continuacio´n, se describen brevemente las propiedades y feno´menos meca´nicos ma´s repre-
sentativos del tejido musculo-esquele´tico. Se comentan cuatro aspectos que comprenden propie-
dades ela´sticas, tensiones residuales, feno´menos inela´sticos y crecimiento y remodelacio´n.
1Presente en los tendones, ligamentos y otros tejidos sujetos a una carga meca´nica significativa; tiene una alta
resistencia a la traccio´n
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Propiedades ela´sticas. Comportamiento aniso´tropo debido a la orientacio´n preferencial
de las fibras de cola´geno. Ante cargas fisiolo´gicas experimentan grandes deformaciones. Su
comportamiento no-lineal se ha atribuido al patro´n ondulado de las fibrillas de cola´geno.
Figura 1.3: Curva tensio´n-deformacio´n ela´stica t´ıpica de tejidos biolo´gicos blandos.
· OA. Fuerzas de pequen˜a magnitud provocan un gran alargamiento. Regio´n en la cual
las ondulaciones se enderezan en direccio´n de la carga.
· AB. Las fibras se alargan ela´sticamente, siendo necesaria ma´s fuerza para producir el
alargamiento. El valor tangente se toma como la rigidez ela´stica.
· BC. Relacio´n tensio´n-deformacio´n no lineal. Se produce la desorganizacio´n de las
fibras y su rotura.
Tensiones residuales. Son debidas fundamentalmente al crecimiento, remodelacio´n, dan˜o
o deformaciones viscopla´sticas que se desarrollan durante toda la vida del tejido.
Feno´menos inela´sticos. Muestran un comportamiento viscoela´stico atribuido a la inter-
accio´n tangencial del cola´geno con la matriz de proteoglicanos (la matriz actu´a como un
lubricante viscoso entre las fibras de cola´geno). Si el tejido se carga hasta una longitud
determinada y e´sta se mantiene constante, se observa que con el tiempo, la tensio´n se
relaja desde la tensio´n inicial hasta la tensio´n de equilibrio (Fig. 1.4).
Figura 1.4: Comportamiento viscoela´stico del tejido muscular.
Crecimiento y remodelacio´n. El crecimiento tiene lugar cuando se producen cambios
en la masa y/o volumen de las ce´lulas o de la matriz extracelular y la remodelacio´n cuando
se produce una modificacio´n de la microestructura sin modificar su taman˜o y forma.
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1.2. Objetivos y alcance del trabajo
La finalidad de este trabajo es simular mediante el me´todo de los elementos finitos el compor-
tamiento biomeca´nico de la articulacio´n de la rodilla contemplando los mu´sculos b´ıceps femoral
y vasto lateral durante el ciclo de flexio´n extensio´n de la misma.
Los objetivos espec´ıficos abordados son los siguientes:
Obtencio´n de las geometr´ıas tridimensionales de los huesos fe´mur, tibia y perone´ optimi-
zadas para la generacio´n automa´tica de mallas de elementos finitos.
Obtencio´n de las geometr´ıas tridimensionales de los mu´sculos b´ıceps femoral y vasto la-
teral optimizadas para la generacio´n automa´tica de mallas de elementos finitos y de sus
conexiones y condiciones de contorno para la definicio´n del movimiento articular.
Ana´lisis del efecto de te´cnicas de reduccio´n del coste computacional en la simulacio´n
dina´mica del modelo utilizando un me´todo expl´ıcito de resolucio´n.
Ana´lisis de tensiones y fuerzas desarrolladas por los diferentes tejidos. Destacando las
fuerzas de reaccio´n en los extremos de los tendones.
1.3. Descripcio´n de la memoria
La memoria se divide en tres cap´ıtulos que describen el trabajo desarrollado.
Cap´ıtulo 2. Simulacio´n del b´ıceps femoral y vasto lateral: Descripcio´n de la formulacio´n
utilizada para la definicio´n del material que simula el mu´sculo y el tendo´n. Se detalla co´mo
es el proceso que ha permitido desarrollar el modelo que se utiliza para las simulaciones
indicando las nuevas geometr´ıas o´seas y musculares con las mallas y conexiones que se dan
entre ellas y las interacciones y condiciones de contorno que permiten la flexio´n-extensio´n
de la articulacio´n.
Cap´ıtulo 3. Resultados: Se presenta la solucio´n obtenida por los distintos ca´lculos dina´micos
segu´n las diferentes mallas y escalados reflejando y analizando el alargamiento o acorta-
miento de las fibras segu´n la activacio´n de los mu´sculos adema´s de las curvas que presentan
la evolucio´n de las fuerzas de reaccio´n que se dan en los extremos de cada tendo´n como
resultado de la fuerza producida por los mu´sculos.
Cap´ıtulo 4. Conclusiones: Por u´ltimo, en este cap´ıtulo se recogen los aspectos ma´s relevan-
tes obtenidos del ana´lisis de los resultados comparando, adema´s, las fuerzas obtenidas en
las simulaciones con aquellas de resultados experimentales reflejadas en diferentes art´ıcu-
los de la literatura cient´ıfica. Se incluyen l´ıneas futuras de trabajo o mejora del presente
proyecto.
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2. Simulacio´n del b´ıceps
femoral y vasto lateral
El modelo computacional desarrollado en el presente trabajo contempla los huesos, mu´sculos
y tendones principales implicados en el ciclo de flexio´n-extensio´n de la rodilla. Con el fin de
lograr una simulacio´n lo ma´s aproximada al comportamiento real se introducen un conjunto de
modificaciones respecto al modelo inicial del que se parte [Rodr´ıguez, 2017] y que comprenden
cambios en las geometr´ıas e integracio´n de uno de los mu´sculos antagonistas del b´ıceps femoral,
el vasto lateral.
En este cap´ıtulo se detalla la formulacio´n utilizada para definir el material que simula el
comportamiento pasivo del tendo´n y el comportamiento tanto pasivo como activo del mu´sculo.
Adema´s, se muestra el proceso a trave´s del cual se adaptan las nuevas geometr´ıas y generan las
mallas por elementos finitos, definie´ndose las conexiones entre hueso y mu´sculo que simulara´n
la accio´n del tendo´n y las condiciones que representara´n las interacciones y contactos entre el
tejido mu´sculo-esquele´tico.
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2.1. Modelado del tejido mu´sculo-esquele´tico
El siguiente apartado define el modelo empleado para la simulacio´n del comportamiento del
conjunto mu´sculo tendo´n. Toda la formulacio´n resumida a continuacio´n esta´ basada en la des-
crita en los art´ıculos de Grasa et al. [2012] y Herna´ndez-Gasco´n et al. [2013], elaborados por
investigadores del Instituto de Investigacio´n en Ingenier´ıa de Arago´n (I3A).
2.1.1. Formulacio´n
La respuesta de deformacio´n activa y pasiva del mu´sculo fue simulada dentro del marco de la
meca´nica de medios continuos usando una metodolog´ıa basada en la existencia de una funcio´n
energ´ıa de deformacio´n [Herna´ndez-Gasco´n et al., 2013]. Esta funcio´n depende de las variables
de estado F (gradiente de deformacio´n), λa (contraccio´n o elongacio´n de las fibras musculares)
y de los tensores estructurales M = m0 ⊗ m0 y N = n0 ⊗ n0 que definen la anisotrop´ıa del
mu´sculo debida a la direccio´n de las fibras musculares y de cola´geno, respectivamente. La funcio´n
tambie´n depende de Ce que representa la deformacio´n ela´stica de los puentes cruzados.
Ψ = Ψ(C,Ce, λa,N,M). (2.1)
La funcio´n energ´ıa de deformacio´n esta´ separada en una parte en la que so´lo se contempla
cambio de volumen y otra denominada desviadora para contemplar la restriccio´n de cuasi-
incompresibilidad. Adema´s, la parte desviadora esta´ dividida en una contribucio´n pasiva, debida
al cola´geno y la elastina, Ψ¯p, y una activa asociada con las fibras musculares, Ψ¯a. Para el caso
del tendo´n esta´ u´ltima funcio´n se anular´ıa, pues no es capaz de desarrollar fuerza activa. Por
consiguiente, la funcio´n energ´ıa de deformacio´n total Ψ puede expresarse como lo siguiente:
Ψ = Ψvol(J) + Ψ¯p(C¯,N) + Ψ¯a(C¯e, λ¯a,M). (2.2)
De acuerdo a [Herna´ndez-Gasco´n et al., 2013] la ecuacio´n (2.2) puede ser particularizada
para mu´sculo esquele´tico y formularse como:
Ψ = Ψvol(J) + Ψ¯p(I¯1, I¯2, I¯4) + fλfV ftrainΨ¯
′
a(J¯4). (2.3)
La funcio´n energ´ıa de deformacio´n pasiva, Ψ¯p, se define como funcio´n de los invariantes:
I¯1 = trC¯, I¯2 =
1
2
((trC¯)2 − trC¯2), I¯4 = n0.C¯n0 = λ¯2, (2.4)
donde I¯1 y I¯2 son el primer y el segundo invariante del tensor modificado de Cauchy-Green
C¯, e I¯4 es el pseudo-invariante relacionado con la anisotrop´ıa de la respuesta pasiva (fibras de
cola´geno). De acuerdo a la funcio´n energ´ıa de deformacio´n propuesta en Calvo et al. [2014], la
respuesta pasiva Ψ¯p puede escribirse como:
Ψ¯p = c1(I¯1 − 3) + c3
c4
(expc4(I¯4−I¯40 )−c4(I¯4 − I¯40)− 1) (2.5)
La energ´ıa de deformacio´n asociada con la respuesta activa y, en consecuencia con la interac-
cio´n entre actina y miosina, es expresada como el producto de una serie de funciones que escalan
la tensio´n isome´trica ma´xima capaz de generar el mu´sculo. La contribucio´n activa de la funcio´n
energ´ıa de deformacio´n Ψ¯′a esta´ expresada en te´rminos del pseudo-invariante asociado C¯e y la
direccio´n m0 [Herna´ndez-Gasco´n et al., 2013]:
Ψ¯′a =
1
2
P0(J¯4 − 1)2 J¯4 = m0.C¯em0 = λ¯2e. (2.6)
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donde P0 es un factor proporcional relacionado con la tensio´n activa ma´xima debida a la contrac-
cio´n muscular [Herna´ndez-Gasco´n et al., 2013]. La influencia de la superposicio´n de filamentos
en la respuesta activa del mu´sculo fλ es re-formulada en te´rminos de la elongacio´n de las fibras
musculares:
fλ = exp
−(λ¯a−λopt)2
2ξ2 (2.7)
Aqu´ı λ¯a representa la parte desviadora de la elongacio´n de las fibras musculares. λopt define
la elongacio´n de la fibra a la que la superposicio´n de filamentos es o´ptima para la generacio´n de
fuerza y ξ ajusta la amplitud horizontal de la funcio´n. fV se expresa como:
fV = 1− exp
a−V
d (2.8)
donde V es la amplitud del voltaje del est´ımulo ele´ctrico, a es el valor del voltaje donde no se
obtiene respuesta de fuerza y d controla la curvatura de la funcio´n.
La fuerza ejercida por un mu´sculo es mayor cuando el tiempo de contraccio´n es ma´s largo,
debido a que se requiere un cierto tiempo para que la tensio´n sea transferida al tendo´n. Esta
dependencia se controla por la funcio´n ftrain [Rodr´ıguez, 2017]:
ftrain = (1− re−fr·c)
n∑
i=1
P
t− tstim(i)
Tc
e(1−
(t−tstim(i))
Tc
)
(2.9)
donde r y c regulan la curvatura de la pendiente inicial y final de la relacio´n fuerza-frecuencia.
n es el nu´mero pulsos simulados, P y Tc definen la amplitud y tiempo de contraccio´n aparente
del mu´sculo entero, respectivamente, y tstim(i) es el intervalo de tiempo entre los est´ımulos (i -1)
e i.
De acuerdo a Herna´ndez-Gasco´n et al. [2013] una segunda relacio´n constitutiva debe satis-
facerse para obtener la evolucio´n de la velocidad de contraccio´n ˙¯λa:
Pa − ∂Ψ¯
∂λ¯a
+
(
2C¯e
∂Ψ¯
∂C¯e
F¯−Ta
)
:
∂F¯a
∂λ¯a
= C ˙¯λa (2.10)
donde Pa se define como la tensio´n activa y se determina por la relacio´n:
Pa = P0f
(
λ¯a
)
ftrainf(
˙¯λa) (2.11)
Esta expresio´n tiene en cuenta la dependencia de la fuerza activa con respecto de la velocidad
de contraccio´n. As´ı, f( ˙¯λa) sera´:
f( ˙¯λa) =
1
ν
˙¯λa + 1 (2.12)
donde ν representa el valor absoluto de la ma´xima velocidad conce´ntrica de contraccio´n. El
para´metro C se define como:
C =
(
1
v0
(
PT − P0f(λ¯a)ftrain
))2
(2.13)
donde PT es la tensio´n total en la fibra muscular. Sustituyendo las ecuaciones (2.11) y (2.13) en
(2.10), resulta la siguiente expresio´n para ˙¯λa:
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˙¯λa =
P0f
(
λ¯a
)
ftrain − ∂Ψ¯
∂λ¯a
+
(
2C¯e
∂Ψ¯
∂C¯e
F¯−Ta
)
:
∂F¯a
∂λ¯a(
1
v0
(
PT − P0f(λ¯a)ftrain
))2 − 1
ν
P0f
(
λ¯a
)
ftrain
(2.14)
Este modelo esta´ programado a trave´s de una subrutina de usuario en Abaqus UMAT.
2.2. Generacio´n de las geometr´ıas
El modelo inicial del que se partio´ se compone de los huesos de la cadera, el fe´mur, la tibia y
el perone´ e incluye u´nicamente el mu´sculo b´ıceps femoral. Se pretende reconstruir la arquitectura
muscular y o´sea para obtener un movimiento de flexio´n-extensio´n lo ma´s ajustado al real. Para
ello se llevan a cabo diversas modificaciones que comprenden cambios en las geometr´ıas, en las
condiciones de contorno y en las conexiones entre partes tal y como se comentara´ ma´s adelante.
2.2.1. Segmentos o´seos
En el resumen del trabajo se menciona que el ca´lculo sera´ de tipo dina´mico, esto provoca
que la forma de conectar el fe´mur a la tibia para simular la rodilla, que originalmente se esta-
blec´ıa mediante conectores de tipo spring, deba modificarse. En este modelo se situ´a un punto
de referencia en el interior del fe´mur y en e´l se aplican las condiciones de contorno que imitara´n
el giro de la tibia respecto al fe´mur. Es decir, se crea el centro instanta´neo de rotacio´n (CIR)
de la tibia, que si bien cambia a lo largo de la flexio´n (Fig. 2.1), en este trabajo como la varia-
cio´n en la flexio´n es pequen˜a se ha considerado fijo en el tiempo. En dicho punto se restringen
los desplazamientos u1, u2, u3 y los giros ur2 y ur3 de forma que rote u´nicamente respecto al eje x.
(a) Punto de rotacio´n fijo del modelo (b) Punto de rotacio´n referencia en funcio´n del tiempo
Figura 2.1: Localizacio´n del centro de rotacio´n de la tibia.
Una de las modificaciones que se lleva a cabo es la supresio´n de la cadera. Esto permite ob-
tener un modelo con menos partes y por tanto ma´s ligero a la hora de los ca´lculos. El hecho de
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suprimir este hueso no afecta al comportamiento del modelo, puesto que la cadera permanecer´ıa
fija a lo largo de la simulacio´n.
Tibia y perone´ se encuentran unidos por medio de una restriccio´n del tipo beam, similar a
la unio´n que se efectuar´ıa con una barra que conectara ambos huesos. Este elemento permite
simular la unio´n entre estos dos huesos formando la articulacio´n tibioperonea, los ligamentos
tibioperoneos anterior y posterior y la membrana intero´sea tal y como se refleja a continuacio´n
(Fig. 2.2).
(a) Articulacio´n tibioperonea
(b) Ligamentos tibioperoneos anterior y posterior
Figura 2.2: Unio´n entre tibia y perone´.
A ra´ız de las condiciones de contacto entre las partes del modelo que se describira´n en el
subapartado 2.2.4, surge un nuevo cambio. En la versio´n original [Rodr´ıguez, 2017] los huesos
son de tipo shell, esto supone que en lugar de so´lidos son huecos en su interior. Esta caracter´ısti-
ca genera problemas a la hora de establecer los contactos, ya que los mu´sculos s´ı son elementos
so´lidos en el modelo. Por ello las geometr´ıas originales del fe´mur, tibia y perone´ fueron susti-
tuidas por otras con las mismas caracter´ısticas que los mu´sculos, trata´ndolas con el programa
Rhinoceros para obtener el modelo tridimensional con extensio´n *.iges para optimizar el mallado
y el contacto.
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Figura 2.3: Nueva geometr´ıa tridimensional de los huesos del modelo. (a) Fe´mur; (b) Tibia; (c)
Perone´; (d) Ensamblaje.
2.2.2. B´ıceps femoral
Con el objetivo de obtener mallas ma´s optimizadas el nuevo modelo empleado para el b´ıceps
femoral es el FMA45888 Long head of right biceps femoris, extra´ıdo de la base de datos de geo-
metr´ıas tridimensionales disponibles en Mitsuhashi et al. [2009]. La nueva geometr´ıa fue tratada
con el programa Rhinoceros que permitio´ crear un archivo *.iges con el modelo del mu´sculo en
3D sin tener una superficie generada por tria´ngulos. Este hecho permite mejorar las condiciones
de contacto entre las distintas partes adema´s de libertad a la hora de elegir el taman˜o de la
malla con Abaqus.
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(a) B´ıceps femoral original (b) Nueva geometr´ıa del b´ıceps femoral
Figura 2.4: Comparativa entre las geometr´ıas del b´ıceps femoral.
Una vez la nueva geometr´ıa ha sido introducida en el modelo se llevan a cabo las conexiones
entre los huesos y extremos del b´ıceps femoral con el fin de recrear la unio´n del tendo´n. En
cuanto a la insercio´n del tendo´n proximal del b´ıceps femoral en la cadera se simulara´ mediante
un empotramiento de los nodos que formar´ıan parte de dicho tendo´n. En el extremo opuesto,
en la insercio´n del b´ıceps en el perone´, la unio´n se simula de forma distinta. En primer lugar se
crean un grupo de nodos donde tiene lugar la conexio´n tanto en el tendo´n del b´ıceps como en
el extremo del perone´. A continuacio´n, se unen ambos grupos de nodos con una Constraint de
tipo tie. Esta es la forma con la que Abaqus permite realizar este tipo de conexiones, cada nodo
estar´ıa conectado a otro del grupo opuesto estableciendo la igualdad de desplazamientos en las
tres direcciones del espacio.
(a) Tendo´n proximal (b) Tendo´n distal
Figura 2.5: Detalle de las conexiones del b´ıceps femoral con los huesos.
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2.2.3. Vasto lateral externo
El b´ıceps femoral tiene como mu´sculo antagonista al vasto lateral (Fig. 2.6). Esto significa
que mientras el b´ıceps femoral se encuentra contra´ıdo el vasto lateral esta´ estirado, permitiendo
la flexio´n de la articulacio´n. Inversamente, cuando el movimiento principal es el de extensio´n,
el vasto lateral se encontrara´ contra´ıdo actuando como agonista y sera´ el b´ıceps femoral el que
actu´e como antagonista. Esta condicio´n permite incorporar patrones de activacio´n de los mu´scu-
los segu´n su funcio´n agonista o antagonista.
La geometr´ıa importada del vasto lateral (FMA38930 Right vastus lateralis) [Mitsuhashi
et al., 2009] fue trabajada igual que la del b´ıceps femoral obteniendo un modelo en 3D.
(a) Vasto lateral vista interior (b) Vasto lateral vista exterior
(c) Vasto lateral secciones tendo´n
Figura 2.6: Geometr´ıa del vasto lateral.
(a) Tendo´n proximal (b) Tendo´n distal
Figura 2.7: Detalle de las conexiones del vasto lateral con los huesos.
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La unio´n de los tendones del vasto lateral al fe´mur y la tibia siguen el mismo procedimiento
que la conexio´n b´ıceps-perone´ comentada previamente.
2.2.4. Interacciones y condiciones de contorno
Un nuevo efecto que se contempla es la condicio´n de contacto entre mu´sculos y huesos. Es-
ta nueva propiedad simula el contacto entre hueso y mu´sculo evitando que las distintas partes
se atraviesen mutuamente como resultado del movimiento del ciclo. Adema´s, al contar en este
modelo con dos mu´sculos pro´ximos entre s´ı como son el vasto lateral y el b´ıceps femoral, se
establece la misma condicio´n entre ambos. El comportamiento que sigue esta nueva interaccio´n
es sin friccio´n (penalty, µ = 0) para que la fuerza de rozamiento no influya en los resultados. Se
crea una interaccio´n de tipo general contact que hace que el programa detecte los contactos en
el modelo y les aplique las condiciones anteriores.
Figura 2.8: Modelo para la simulacio´n del comportamiento biomeca´nico de la articulacio´n de la
rodilla. (a) Vista posterior; (b) Vista frontal; (c) Perspectiva.
2.3. GENERACIO´N DE MALLAS 16
2.3. Generacio´n de mallas
Los ca´lculos se han realizado sobre tres modelos diferenciados entre ellos por el tipo de malla
de los mu´sculos. Las mallas emplean siempre el mismo tipo de elemento C3D41 diferencia´ndose
por el grosor de las mismas. Este taman˜o es una medida en mil´ımetros orientativa del propio
programa.
Malla Taman˜o No elementos
Gruesa 50 2275
Intermedia 40 3307
Fina 30 5158
Tabla 2.1: Caracter´ısticas del mallado.
Figura 2.9: Diferentes taman˜os de malla empleados. (a) Malla fina de taman˜o 30; (b) Malla
intermedia de taman˜o 40; (c) Malla gruesa de taman˜o 50.
2.4. Orientacio´n de fibras
La disposicio´n macrosco´pica de las fibras musculares en el interior del mu´sculo esta´ ı´ntima-
mente relacionada con su propia funcionalidad [Ramı´rez, 2010]. De este modo la fuerza que se
produzca tendra´ que ver con la direccio´n y densidad de esas fibras.
1C3D4: elementos tetrae´dricos de orden lineal
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Los modelos desarrollados en diversos estudios como Ramı´rez et al. [2010], Grasa et al. [2012]
o Herna´ndez-Gasco´n et al. [2013] recogen esta fenomenolog´ıa incluyendo para´metros que per-
miten introducir la direccio´n de las fibras. Los mu´sculos, en funcio´n de su arquitectura, pueden
tener una distribucio´n de fibras u otra. Para el b´ıceps femoral, esta´ demostrado que las fibras
van de una aponeurosis a la otra tal y como se recoge en Inouye & Blemker [2015], por lo que
lo ma´s ideal ser´ıa ajustar la direccio´n de fibras al contorno del mu´sculo.
(a) Fibras con igual orientacio´n (b) Fibras en funcio´n de la geometr´ıa
Figura 2.10: Posibles orientaciones de las fibras.
Se sabe que la direccio´n de la tensio´n principal ma´xima generada al imponer un pequen˜o
desplazamiento en el mu´sculo se ajusta a su geometr´ıa [Grasa et al., 2012]. Esto permite gene-
rar un nuevo archivo capaz de establecer la orientacio´n de fibras adecuada para cada punto de
integracio´n de la malla de elementos finitos y que leera´ la subrutina de usuario del material.
Con el fin de obtener las tensiones se trabajo´ cada mu´sculo por separado. El proceso se basa
en fijar la regio´n de la aponeurosis e imponer un pequen˜o desplazamiento en el contrario que
genere tensio´n. Las fibras musculares se extienden desde el extremo de un tendo´n hasta el otro.
Debido a ello, previamente se definio´, a partir de ilustraciones recogidas en fuentes especializa-
das en anatomı´a muscular [Cantarella, 1999], un grupo de nodos que actuar´ıan como tendo´n o
aponeurosis.
Una vez se obtienen las tensiones producidas por el desplazamiento, se crea un archivo con
las componentes de tensio´n correspondientes a cada punto de integracio´n. A partir de tal archi-
vo se obtiene el tensor de tensiones para cada punto de integracio´n que permite determinar las
direcciones y tensiones principales. Las siguientes ima´genes muestran la orientacio´n de las fibras
para el b´ıceps femoral y el vasto lateral obtenidas como resultado del proceso anterior.
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(a) B´ıceps femoral (b) Vasto lateral
(c) Conjunto muscular
Figura 2.11: Representacio´n de la orientacio´n de las fibras musculares obtenidas para los dos
mu´sculos del modelo.
2.5. Algoritmos de integracio´n temporal
El apartado siguiente describe las caracter´ısticas del me´todo expl´ıcito y del escalado de ma-
sa, que permiten llevar a cabo el ca´lculo dina´mico y reducir los tiempos. El me´todo expl´ıcito
resulta particularmente u´til para problemas con grandes deformaciones o con efectos inerciales
importantes.
Los algoritmos de integracio´n temporales para problemas dina´micos en ana´lisis de elementos
finitos pueden ser clasificados como impl´ıcitos o expl´ıcitos. En general, el me´todo impl´ıcito define
el estado del modelo para cada incremento temporal basa´ndose en la informacio´n de ese mismo
incremento y el previo, mientras que el me´todo expl´ıcito usa los datos del incremento previo pa-
ra resolver las ecuaciones dina´micas durante el nuevo. El algoritmo expl´ıcito puede ser resuelto
directamente sin requerimiento de iteraciones. El tiempo cr´ıtico para cada paso es funcio´n del
material y del taman˜o de elemento ma´s pequen˜o en el sistema. El tiempo de incremento debe
ser siempre menor que el tiempo cr´ıtico de paso. De lo contrario, la solucio´n sera´ inestable y
ocurrira´n oscilaciones en la respuesta del modelo, que pueden llevar a elementos excesivamente
distorsionados. [Beidokhti et al., 2016]
Para incrementar el tiempo cr´ıtico de cada paso, y como consecuencia reducir el tiempo
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computacional, esta´ disponible la opcio´n del mass scaling o escalado de masa. En el escalado
de masa, la densidad del sistema es incrementada artificialmente para poder resolver con incre-
mentos de tiempos mayores.
Al aumentar la masa se aumenta la inercia de los elementos cuando estos son acelerados y
se pueden dar efectos de “arrastre” de algunos elementos por otros ma´s pesados a los que esta´n
unidos, adema´s de que cualquier impacto entre elementos vera´ su energ´ıa multiplicada por el
factor de escalado.
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3. Resultados
La simulacio´n del ciclo de flexio´n-extensio´n es posible gracias a una funcio´n presente en la
subrutina y que rige la activacio´n de cada mu´sculo en funcio´n del tiempo.
La duracio´n total del ciclo es de 1,2 segundos. Durante los primeros 0,6 segundos se produce
la activacio´n y relajacio´n del b´ıceps femoral de forma que se lleva a cabo la contraccio´n de dicho
mu´sculo efectua´ndose la flexio´n de la extremidad. En los 0,6 segundos restantes, es el vasto late-
ral el que se activa y contrae para producir la extensio´n final y as´ı completar el ciclo. Mientras
un mu´sculo esta´ activo su antagonista se comporta de forma pasiva.
Los resultados que se presentan han sido obtenidos por medio de un ca´lculo dina´mico. Este
me´todo resulta ma´s adecuado por varios motivos, entre ellos, por tener en cuenta los efectos
dina´micos de masas e inercias, el alto nu´mero de incrementos necesarios o la dependencia de
los resultados con el tiempo. Adema´s, se emplea el mass scaling, un factor que multiplica vir-
tualmente la masa de las partes que se desee para disminuir el tiempo de ca´lculo al reducir los
incrementos necesarios.
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A continuacio´n se enumeran las diferentes hipo´tesis de trabajo empleadas para la obtencio´n
de los resultados, como se detalla en el apartado 2.3. Generacio´n de mallas, se utilizan tres tipos
de malla con diferente taman˜o (Fig. 2.9). Para la malla gruesa el taman˜o escogido es 50, para
la intermedia 40 y para la fina 30. Sobre cada malla se llevo´ a cabo un ca´lculo empleando el
mass scaling y otro en el que no se empleo´ o se hizo de forma reducida. El escalado de masa
reducido se emplea para referirse a factores de mass scaling que evitan llevar a cabo un nu´mero
de incrementos por encima de los dos millones.
Malla gruesa
· Escalado de masa
· Sin escalado de ma-
sa
Malla intermedia
· Escalado de masa
· Escalado de masa
reducido
Malla fina
· Escalado de masa
· Escalado de masa
reducido
Para cada una de las condiciones anteriores se va a mostrar el alargamiento (λ) que experi-
mentan las fibras del b´ıceps femoral y vasto lateral en tres momentos concretos del ciclo: fuerza
ma´xima del tendo´n proximal del b´ıceps femoral, ma´ximo desplazamiento en u2 y alineamiento
entre tibia y fe´mur al final del ciclo. Tambie´n se adjuntan las gra´ficas de la fuerza ejercida por
el b´ıceps femoral y el vasto lateral en el ciclo completo. En el Anexo I y II se pueden consultar
otras variables de intere´s como la tensio´n principal ma´xima o el desplazamiento u2.
λ representa el cociente entre la longitud final y la inicial. Aquellos valores mayores de la
unidad significan extensio´n, mientras que valores menores de la unidad implican acortamiento.
Para´metro
Respuesta pasiva c1 = 0,08837 MPa
c3 = 0,00987 MPa
c4 = 2,23787
c5 = 3,06367 MPa
c6 = -4,75963 MPa
c7 = -2,76353 MPa
I¯40 = 1,25638
I¯4ref = 1,25638
Ma´xima fuerza isome´trica F0 = 8,88 N
Relacio´n fuerza-deformacio´n λ = 1
λopt = 1
ξ = 0,1
Relacio´n fuerza-voltaje a = 1,609 V
V = 8 V
d = 1,474 V
Relacio´n fuerza-tiempo P = 1,0036 N
Tc = 0,045 s
fr = 90 Hz
r = 1,4
c = 0,08
h = -0,85
Tabla 3.1: Para´metros empleados en el modelo [Grasa et al., 2014].
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La Tabla 3.1. recoge el valor de los diferentes para´metros contemplados en el modelo de
acuerdo al apartado 2.1.1.
3.1. Mallado grueso
Se recogen los resultados correspondientes a la malla gruesa contemplando los casos de es-
calado de masa y escalado de masa nulo.
El tiempo de ca´lculo de esta malla en un procesador Intel i7-4790 3,60GHz fue de 29 minutos
para el modelo escalado frente a las 13 horas y 50 minutos del modelo no escalado.
(a) RFmax (t=0,3 s) (b) u2,max (t=0,6 s)
(c) Fin del ciclo (t=0,78 s)
Figura 3.1: λ que experimentan las fibras con escalado de masa.
La imagen superior (Fig. 3.1) muestra el cambio en la longitud de las fibras para tres mo-
mentos concretos del ciclo, punto de fuerza de reaccio´n ma´ximo, de mayor desplazamiento u2 y
punto final del ciclo en la malla gruesa con escalado de masa. Los mayores valores para el alar-
gamiento se dan para todos los instantes en las regiones de los tendones tal y como se esperaba
con valores ma´ximos en torno a 1,4. En la regio´n del vientre muscular del b´ıceps femoral el valor
de λ de 0.85 indica el acortamiento de fibras propio de la contraccio´n. Para el instante de u2max
se aprecia como la contraccio´n del mu´sculo vasto lateral (indicada por el acortamiento de fibras)
comienza en la zona central y de ah´ı se extiende hacia los extremos.
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(a) RFmax (t=0,54 s) (b) u2,max (t=0,42 s)
(c) Fin del ciclo (t=0,6 s)
Figura 3.2: λ que experimentan las fibras sin escalado de masa.
Con la misma malla pero sin escalado de masa (Fig. 3.2), la primera diferencia se aprecia
en los tiempos a los que se alcanzan los momentos del ciclo mencionados anteriormente. Los
ma´ximos en estas condiciones siguen da´ndose en las mismas zonas e instantes (RFmax) pero con
valores algo inferiores como muestran los 1,28 alcanzados en el tendo´n proximal o los 0,88 de la
zona del vientre del b´ıceps femoral.
En cuanto a los valores ma´ximos para el alargamiento de las fibras, la siguiente tabla se
encarga de recogerlos:
Instante Escalado Escalado nulo
RFmax 1,472 1,282
u2max 1,298 1,281
Final 1,309 1,065
Tabla 3.2: Valores ma´ximos de λ para malla gruesa.
Las gra´ficas que se adjuntan a continuacio´n (Fig. 3.3) reflejan la evolucio´n que sigue la fuerza
de reaccio´n en los extremos de los tendones que se da como resultado de la fuerza que generan
los mu´sculos al activarse a lo largo del ciclo.
El primer aspecto a destacar es que el ana´lisis para el modelo escalado no se completa
ı´ntegramente, debido a una deformacio´n excesiva en el tendo´n proximal del b´ıceps femoral por
el factor de mass scaling. En cuanto a las fuerzas obtenidas se dan mayores diferencias en los
valores alcanzados por el b´ıceps femoral, por ejemplo, para t = 0, 3 s la fuerza del modelo escalado
es el doble que la del no escalado llegando a los 220 N frente a los 500 N. En la comparativa
del vasto lateral, no se alcanzan tales diferencias entre curvas aunque para el instante t = 0, 9
s, coincidente con la mitad del ciclo de activacio´n del vasto, se obtiene para el modelo escalado
un pico de fuerza de 88 N frente a los 50 N del modelo no escalado.
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(a) B´ıceps femoral (b) Vasto lateral
Figura 3.3: Gra´ficas de la fuerza alcanzada en los tendones proximales de los distintos mu´sculos.
3.2. Mallado intermedio
Los ca´lculos lanzados con mallado intermedio son los u´nicos que completan el ana´lisis para
las versiones escalada y escalada reducida lo cual indica que el compromiso que en este modelo
se alcanza entre mass scaling y taman˜o de elemento es adecuado. En cuanto a los tiempos, el
ana´lisis escalado finalizo´ a las 4 horas y 58 minutos frente a las 13 horas y 5 minutos del escalado
reducido.
Para el modelo escalado (Fig. 3.4) las zonas de valores ma´ximos siguen alcanza´ndose en los
tendones. En este caso, como puede apreciarse en la imagen, es en u2max donde se da el ma´ximo
alargamiento (λ = 1, 33) debido a que el b´ıceps continu´a acortado (λ = 0, 897 en el vientre) por
haber finalizado la contraccio´n y el vasto lateral comienza su activacio´n por lo que del tendo´n
tiran en el mismo instante ambos mu´sculos. En la imagen final del ciclo puede apreciarse una
deformacio´n excesiva en la zona del tendo´n proximal del b´ıceps femoral por efecto del mass
scaling alcanzado el ma´ximo alargamiento con un valor de λ de 1,2.
(a) RFmax (t=0,3 s) (b) u2,max (t=0,66 s)
(c) Fin del ciclo (t=0,96 s)
Figura 3.4: λ que experimentan las fibras con escalado de masa.
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La imagen inferior refleja los valores que se dan para el modelo con escalado reducido (Fig.
3.5). Como en el mallado anterior, los tiempos para misma malla en cada instante del ciclo
difieren en funcio´n de su escalado o no, sin embargo, los tiempo son similares entre los modelos
escalados y no escalados de distinta malla. El ma´ximo alargamiento (λ = 1, 29) continu´a pro-
ducie´ndose en el instante de u2max coincidiendo con el ma´ximo acortamiento de las fibras del
vientre del b´ıceps femoral que toman un valor de λ de 0,88.
(a) RFmax (t=0,54 s) (b) u2,max (t=0,48 s)
(c) Fin del ciclo (t=0,78 s)
Figura 3.5: λ que experimentan las fibras con escalado de masa reducido.
La Tabla 3.3. recoge los valores ma´ximos que proporciona el ana´lisis del mallado intermedio.
Instante Escalado Escalado reducido
RFmax 1,318 1,269
u2max 1,328 1,293
Final 1,195 1,230
Tabla 3.3: Valores ma´ximos de λ para malla intermedia.
La evolucio´n de las fuerzas de reaccio´n en los tendones se muestran en las siguientes curvas
(Fig. 3.6). En este caso, para el b´ıceps femoral, adema´s de diferir en el valor alcanzado por la
fuerza se aprecia que la forma de la curva entre modelo escalado y escalado reducido es muy
diferente. Para t = 0, 3 s el modelo escalado genera un pico ma´ximo de 600 N, mientras que el
escalado reducido tiene para ese instante un mı´nimo en la fuerza de 100 N aproximadamente.
Por el contrario, la reaccio´n en los tendones del vasto lateral sigue la tendencia del mallado
anterior al ser bastante similar en ambos modelos con la diferencia de ser algo superior para el
modelo escalado reducido que alcanza un valor ma´ximo de fuerza de 100 N frente a los 70 N del
modelo escalado hacia el final del ciclo.
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(a) B´ıceps femoral (b) Vasto lateral
Figura 3.6: Gra´ficas de la fuerza alcanzada en los tendones proximales de los distintos mu´sculos.
3.3. Mallado fino
Para finalizar, se incluyen los resultados obtenidos del ana´lisis de la malla fina en sus dos
versiones escalada y escalada reducida. Los tiempos de ana´lisis son 11 horas y 29 minutos en el
caso del modelo escalado sin llegar a completar ı´ntegramente el ana´lisis frente a las 16 horas y
34 minutos del modelo escalado reducido que s´ı completo´ el ana´lisis.
(a) RFmax (t=0,3 s) (b) u2,max (t=0,42 s)
(c) Fin del ciclo (t=0,78 s)
Figura 3.7: λ que experimentan las fibras con escalado de masa.
En este modelo de mallado, los tiempos entre versiones escalada y escalada reducida son ma´s
similares entre ellos, difiriendo en el tiempo al que se alcanza la RFmax, lo cual tiene sentido
cuando se comparan las gra´ficas de la evolucio´n de la fuerza, ya que para el modelo escalado
existe un ma´ximo para t = 0, 3 s mientras que en el reducido para ese tiempo se da un mı´nimo
en la fuerza. En cuanto al valor del alargamiento, se aprecia un ma´ximo de 1,32 en el tendo´n
proximal del b´ıceps femoral que coincide con el ma´ximo alargamiento para el tendo´n proximal
del vasto lateral (λ = 1, 1) y el ma´ximo acortamiento en el vientre del b´ıceps femoral (λ = 0, 86).
3.3. MALLADO FINO 28
(a) RFmax (t=0,54 s) (b) u2,max (t=0,48 s)
(c) Fin del ciclo (t=0,78 s)
Figura 3.8: λ que experimentan las fibras con escalado de masa reducido.
La versio´n con escalado reducido difiere de la anterior y obtiene el ma´ximo alargamiento
(λ = 1, 29) en el tendo´n proximal del b´ıceps para el instante de u2max coincidiendo con el mayor
alargamiento del vientre el vasto lateral (λ = 1, 05) y un acortamiento en las fibras del b´ıceps
de λ = 0, 86.
Como valores ma´ximos se tiene:
Instante Escalado Escalado reducido
RFmax 1,326 1,267
u2max 1,242 1,292
Final 1,209 1,240
Tabla 3.4: Valores ma´ximos de λ para malla fina.
Continuando con la tendencia del mallado intermedio, en el fino se encuentra que la evolu-
cio´n del la fuerza de reaccio´n producida por el b´ıceps femoral difiere segu´n este´ escalado o no el
modelo. A pesar de ello, el modelo escalado de las mallas fina e intermedia muestran una curva
muy similar, al igual que el modelo escalado reducido de mallado fino e intermedio. Para el vasto
lateral ambas fuerzas son similares.
Igual que ocurr´ıa en el modelo de malla gruesa y escalado el Step no se completa por efectos
de mass scaling que posteriormente se comentan.
En las curvas mostradas a continuacio´n, se puede comprobar que los valores ma´ximos siguen
da´ndose en el modelo escalado para el b´ıceps femoral con un pico de 800 N en t = 0, 3 s con
el mismo mı´nimo en la curva del modelo reducido que se ve´ıa para el mallado intermedio, con
la salvedad de que en este caso supera los 100N. La evolucio´n de la fuerza del vasto lateral es
muy similar en ambas versiones (escalada y reducida) hasta t = 0, 3 s, instante en el que finaliza
antes de tiempo la prueba escalada de malla fina.
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(a) B´ıceps femoral (b) Vasto lateral
Figura 3.9: Gra´ficas de la fuerza alcanzada en los tendones proximales de los distintos mu´sculos.
Finalmente se adjuntan dos gra´ficas con las distintas evoluciones que sigue la fuerza de
reaccio´n que cada mu´sculo provoca en funcio´n de los distintos mallados y escalados.
Figura 3.10: Comparativa de las curvas obtenidas para la fuerza de reaccio´n que genera los
mu´sculos. (a) B´ıceps femoral; (b) Vasto lateral.
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De la evolucio´n de la fuerza del b´ıceps femoral se puede observar como los modelos escalados
son los que proporcionan una mayor fuerza de reaccio´n en el tendo´n del b´ıceps, siendo la ma´xima
de 1000 N en el modelo de malla intermedia para el instante t = 0, 9 s. Analizando u´nicamente
hasta los 0,6 segundos, se ve como un mallado ma´s fino proporciona mayores fuerzas, llegando
hasta 800 N con el fino.
Las curvas que proporciona el vasto lateral tienen valores ma´ximo ma´s pro´ximos entre s´ı, a
diferencia de lo visto para su antagonista. En este mu´sculo son las pruebas escaladas reducidas
las que proporcionan las mayores fuerzas, siendo e´stas de 100 N aproximadamente. Para el
instante t = 0, 9 s se obtienen los ma´ximos de cada curva, que tal y como se ha comentado
anteriormente, coincide con la mitad del ciclo de activacio´n del vasto lateral.
4. Conclusiones
Todos los resultados de los ca´lculos dina´micos que se han llevado a cabo modificando mallas
y escalado permiten analizar el modelo desde una doble perspectiva, la primera desde el punto
de vista de los valores o niveles de las variables meca´nicas obtenidas y la segunda segu´n el efecto
sobre las geometr´ıas al simular el ciclo de las mallas y escalados.
4.1. Valores obtenidos
De las diferentes simulaciones para la variacio´n en la longitud de las fibras λ con distintas
mallas y factores de mass scaling puede deducirse lo siguiente:
Para cada uno de los momentos seleccionados – fuerza ma´xima, desplazamiento vertical
ma´ximo y final de la extensio´n – se dan mayores diferencias en los valores de λ de alarga-
miento que de acortamiento. Dentro de estos valores de alargamiento, las diferencias son
mayores con la variacio´n en el mass scaling que con la variacio´n del taman˜o de malla.
Por lo que se puede concluir que la fuerza de reaccio´n se ve ma´s afectada por el escalado
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que por la malla empleada. Esto es lo esperado ya que el factor de escalado repercute
directamente sobre las densidades, masas e inercias y por tanto fuerzas.
Malla Escalado Escalado nulo/reducido
Gruesa 1,472 1,282
Intermedia 1,318 1,269
Final 1,326 1,267
Tabla 4.1: Valores ma´ximos de λ para RFmax.
Los modelos escalados en malla gruesa e intermedia duplican aproximadamente la fuerza
ejercida por el b´ıceps femoral con respecto al modelo de escalado reducido. Dicho feno´meno
no se aprecia para la fuerza ejercida por el vasto lateral.
Se observa un pico de fuerza para el vasto lateral en todas las curvas para un tiempo
aproximado de 0,9 segundos que se corresponde con la mitad del tiempo de activacio´n de
dicho mu´sculo. Tambie´n puede observarse el comportamiento no lineal del vasto para el
periodo de tiempo en el que no esta´ activo.
En las mallas intermedia y fina no escaladas se produce a los 0,3 segundos una ca´ıda en
la fuerza ejercida por el b´ıceps femoral, momento que coincide con el que las fibras del
tendo´n del vasto lateral ofrecen resistencia por estar iniciando su extensio´n.
Fuerzas obtenidas en este trabajo reflejan similitud con resultados experimentales de tra-
bajos que analizan las fuerzas de los mu´sculos implicados en la flexio´n-extensio´n de la
rodilla durante el ciclo de carrera humana [Chumanov et al., 2011] como se recoge a modo
comparativo en las siguientes figuras.
Figura 4.1: Resultados experimentales para la fuerza del vasto lateral. [Chumanov et al., 2011]
Figura 4.2: Resultados computacionales en las mallas intermedia y fina para la fuerza de reaccio´n
del vasto lateral.
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Figura 4.3: Resultados experimentales para la fuerza del b´ıceps femoral. [Chumanov et al., 2011]
Figura 4.4: Resultados computacionales de los modelos escalado en las diferentes mallas para la
fuerza de reaccio´n del b´ıceps femoral.
Estos resultados son similares para los modelos escalados y no escalados del vasto lateral
con mallas fina e intermedia y para los escalados del b´ıceps femoral aunque se aprecia
mayor valor en la fuerza alcanzada.
A pesar de alcanzar fuerzas superiores, estudios como Thelen et al. [2005], reflejan que el
b´ıceps femoral puede alcanzar dichos niveles de fuerza.
Figura 4.5: Resultados la fuerza desarrollada por el b´ıceps femoral. [Thelen et al., 2005]
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Como limitacio´n del modelo no se tienen en cuenta fuerzas de impacto sobre el mismo y
numerosos tejidos que faltan por definir e incluir y que explican las diferencias entre los
niveles ma´ximos alcanzados en las gra´ficas experimentales y los obtenidos por la simulacio´n
computacional.
4.2. Efecto sobre la geometr´ıa
El hecho de que la diferencia para los valores de la extensio´n sea mayor se debe a que e´sta
se da en las zonas de los tendones, es decir, en zonas ma´s estrechas y cr´ıticas a la hora de
calcular y donde el efecto del mass scaling es ma´s acusado.
Las simulaciones con mass scaling en malla gruesa y fina no completan todo el Step. El
efecto de la inercia del mu´sculo provoca hacia el final del ciclo una deformacio´n excesiva
en la zona del tendo´n proximal del b´ıceps femoral. En el caso de la malla gruesa puede
deberse a que el taman˜o de elemento es demasiado grande, mientras que en el caso de la
malla fina, los elementos, al ser ma´s pequen˜os, requieren un mayor factor de mass scaling
por lo tanto el efecto sobre la inercia del mu´sculo es mayor.
Valores elevados de mass scaling provocan dificultad para que se produzca el movimiento.
La masa es demasiado elevada para que el mu´sculo la pueda mover.
De los puntos anteriores se puede concluir que si bien el mass scaling es necesario para
reducir los tiempos de ca´lculo se debe alcanzar un compromiso entre el factor que se escoge, las
partes del modelo sobre las que se aplica y las mallas que se emplean para los ca´lculos.
4.3. L´ıneas futuras de trabajo
Este trabajo sirve como base para la simulacio´n del comportamiento biomeca´nico del movi-
miento de la articulacio´n de la rodilla por medio de simulaciones dina´micas en tres dimensiones
empleando herramientas como el escalado de masa. Algunas de las mejoras o l´ıneas con las que
continuar son las siguientes:
Desarrollo de la articulacio´n de la rodilla incluyendo diferentes partes tridimensionales
como la ro´tula o ligamentos internos y externos que reproduzcan ma´s ver´ıdicamente el
movimiento sin necesidad de condiciones de contorno o restricciones.
Incluir efectos dina´micos de la carrera como puede ser el del impacto al apoyar el pie.
An˜adir el efecto de la fatiga muscular que se desarrolla en otros estudios.
An˜adir nuevos mu´sculos que permitan alcanzar mayores a´ngulos de giro que el obtenido
por el efecto del b´ıceps femoral.
Anexos
A continuacio´n se presentan los resultados obtenidos para la tensio´n principal, el desplaza-
miento u2 correspondiente a la direccio´n y y el co´digo empleado para la activacio´n del b´ıceps
femoral y vasto lateral. El objetivo es reflejar en mayor detalle el efecto de las mallas y el mass
scaling sobre otras dos variables de intere´s.
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Anexo I. Tensio´n principal
Las figuras siguientes muestran la tensio´n principal ma´xima del tensor de tensiones de Cauchy
para cada mallado y tipo de escalado.
(a) RFmax (b) u2,max
(c) Fin del ciclo
Figura 4.6: σmax para malla gruesa y escalado de masa.
(a) RFmax (b) u2,max
(c) Fin del ciclo
Figura 4.7: σmax para malla gruesa y sin escalado de masa.
En el caso de mallado grueso (Fig. 4.6) (Fig. 4.7) los valores ma´ximos se alcanzan para el
instante de RFmax siendo superior en el modelo escalado donde alcanza los 7,79 MPa.
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(a) RFmax (b) u2,max
(c) Fin del ciclo
Figura 4.8: σmax para malla intermedia y escalado de masa.
(a) RFmax (b) u2,max
(c) Fin del ciclo
Figura 4.9: σmax para malla intermedia y escalado de masa reducido.
El modelo intermedio vuelve a alcanzar el ma´ximo valor en los instantes RFmax. Ahora,
dichos valores son pro´ximos al doble de los obtenido en el mallado grueso, siendo el mayor de
ellos 15,3 MPa para el modelo escalado.
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(a) RFmax (b) u2,max
(c) Fin del ciclo
Figura 4.10: σmax para malla fina y escalado de masa.
(a) RFmax (b) u2,max
(c) Fin del ciclo
Figura 4.11: σmax para malla fina y escalado de masa reducido.
Por u´ltimo, el modelo con mallado fino. Este modelo presenta alguna diferencia respecto a
los anteriores. Para su versio´n escalada el ma´ximo se sigue alcanzando en RFmax, mientras que
el escalado reducido lo alcanza en u2max . Adema´s, los valores son ma´s similares a los que se
obtienen con el mallado grueso ya que el ma´ximo valor para la tensio´n que se alcanza es de 9,68
MPa en el modelo escalado.
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Anexo II. Desplazamiento u2
El desplazamiento u2 es interesante de analizar ya que cuanto mayor sea mayor habra´ sido
el a´ngulo girado por la tibia y el perone´ como resultado de la activacio´n del b´ıceps femoral.
(a) RFmax (b) u2,max
(c) Fin del ciclo
Figura 4.12: u2 para malla gruesa y escalado de masa.
(a) RFmax (b) u2,max
(c) Fin del ciclo
Figura 4.13: u2 para malla gruesa y sin escalado de masa.
En el mallado grueso se puede comprobar como el mayor desplazamiento se tiene con el
modelo escalado siendo de 152,1 mm.
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(a) RFmax (b) u2,max
(c) Fin del ciclo
Figura 4.14: u2 para malla intermedia y escalado de masa.
(a) RFmax (b) u2,max
(c) Fin del ciclo
Figura 4.15: u2 para malla intermedia y escalado de masa reducido.
El modelo de malla intermedia, al contrario que el de mallado grueso, obtiene su mayor
desplazamiento para el caso escalado reducido con un ma´ximo que llega a los 93,5 mm.
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(a) RFmax (b) u2,max
(c) Fin del ciclo
Figura 4.16: u2 para malla fina y escalado de masa.
(a) RFmax (b) u2,max
(c) Fin del ciclo
Figura 4.17: u2 para malla fina y escalado de masa reducido.
Finalmente, el mallado fino sigue el mismo patro´n que el intermedio alcanzado el mayor
desplazamiento en el caso escalado reducido pero, siendo superior al llegar hasta los 115,9 mm.
El mass scaling parece ser el factor ma´s influyente en la variacio´n del desplazamiento y la
tensio´n principal ma´xima, ya que si bien existen diferencias al variar la malla, e´stas son menores,
especialmente entre malla gruesa y fina para las variables analizadas.
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